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palavras-chave 
 
Biomecânica, prótese do joelho, artroplastia do joelho, haste press-fit (não 
cimentada), dor na extremidade da haste, stress shielding, descolamento, 
reabsorção óssea, medição experimental de extensões, método dos 
elementos finitos. 
Resumo 
 
 
Muitos pacientes após a revisão da artroplastia do joelho começam a sentir 
dor, a curto ou a longo prazo. O presente trabalho tem como objectivo 
perceber a influência do comprimento e do design da extremidade da haste na 
concentração de deformações, que clinicamente se podem manifestar sob a 
sensação de dor. 
A primeira fase deste trabalho consistiu na análise experimental de uma tíbia 
sintética com cinco implantes diferentes, com e sem presença de hastes 
tibiais. Foi aplicada uma força de 2100N nos diferentes modelos e através de 
extensómetros colocados na tíbia obtiveram-se as extensões provocadas 
pelos modelos experimentais. 
Na segunda fase, após se verificar que as deformações obtidas com os 
modelos numéricos seguiam o comportamento das extensões dos modelos 
experimentais, estudaram-se as deformações internas presentes ao longo da 
diáfise da tíbia na zona de contacto lateral e medial entre as hastes e o osso 
esponjoso.  
No estudo experimental verificou-se uma diminuição significativa das 
extensões na zona posterior, com a introdução das hastes. A alteração mais 
significativa ocorreu com a introdução da haste de 150mm, levando a uma 
diminuição das extensões na zona posterior. Na zona da extremidade da 
haste só se verificaram alterações significativas com a haste de 150mm, 
obtendo-se uma diminuição das extensões no lado posterior da tíbia. Com o 
estudo numérico verificou-se que o novo conceito de haste press-fit diminui o 
pico de deformação presente na extremidade da haste de 115mm. 
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Abstract 
 
Many patients experience short and long duration pain after the revision total 
knee arthroplasty. The main goal of the present work is to study the influence of 
the stem length and the end-of-stem design in the strain concentration which 
can be clinically correlated with a pain sensation.  
The first phase of the work consisted on an experimental analysis of a synthetic 
tibia with five distinct prosthesis, with and without presence of tibial stems. A 
load of 2100N was applied to the distinct experimental models and strains were 
measured along the tibia, using strain gages. 
In a second phase, a comparison was carried between numerical strains, 
derived with a finite element model, and experimental strains, and a close 
agreement was verified. Using the referred finite element model, strains were 
evaluated along the tibia diaphysis, in the contact area between the stem and 
the cancelous bone. 
The experimental study demonstrated a significant strain reduction in the 
posterior zone, with the introduction of the stem. The most important strain 
reduction occurred with the introduction of the 150mm stem. At the end-of-
stem, significant changes were observed only with the 150mm stem, leading a 
strain reduction in the posterior side of the tibia. The numerical study revealed 
that the new concept of press-fit stem contributes to the reduction of the strain 
peak at the end-of-stem. 
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Introdução 
A articulação do joelho é a mais complexa do corpo humano, por ser uma articulação mantida 
integralmente por músculos e ligamentos sem nenhuma estabilidade óssea. Esta está 
frequentemente exposta a patologias diversas, sendo uma das articulações que mais sofre de 
lesões e cuja cura pode implicar o uso de dispositivos biomédicos implantáveis como as 
próteses do joelho.  
No ínicio do século XIX, surge a artroplastia como solução clínica para graves patologias como 
a osteoartrite, artrite reumatóide e trauma nas articulações. O sucesso da realização da 
artroplastia da anca iniciou-se em 1960 com a prótese cimentada do cirurgião ortopedista Sir 
John Charnley, trabalhando ao lado de engenheiros na Inglaterra. Com os resultados 
entusiasmantes que se obtiveram rapidamente outros cirurgiões passaram também a trabalhar 
na artroplastias do joelho. No final da década de 70, tanto a técnica operatória como o design 
dos implantes do joelho já estavam bastante melhorados. Actualmente, o sucesso da 
artroplastia do joelho já se encontra ao mesmo nível que a da anca [1]. 
Tal como todas as cirurgias, também a artroplastia total do joelho (ATJ) está sujeita a 
complicações, sendo a infecção a complicação mais temível. Esta pode ser causada por 
bactérias que entram no joelho durante a cirurgia. A longo prazo, o descolamento da prótese, 
que surge do movimento entre a prótese e o osso originando dor, é considerado como a 
principal complicação a ter em conta. O deslocamento pode ser de origem biológica, iniciando-
se logo após a cirurgia devido aos ossos intervenientes estarem danificados ou fragilizados, ou 
de origem mecânica, estando mais relacionado com o desgaste dos componentes ou fadiga no 
osso. Com o intuito de resolver estes problemas surgiu a necessidade de uma nova 
intervenção cirúrgica, que permitisse a substituição do componente danificado ou até mesmo a 
sua substituição total, surgindo assim a revisão da ATJ. Actualmente, um dos problemas da 
revisão da ATJ está relacionado com o pós-operatório. Muitos pacientes após a revisão 
começam a sentir dor, a curto ou a longo prazo, na extremidade da haste [2, 3, 4, 5]. Alguns 
estudos foram feitos sobre a dor e as suas causas após a revisão da ATJ, mas são poucos os 
estudos relativos à dor provocada pelas hastes implementadas na revisão da ATJ. Assim, foi 
objectivo desta tese estudar experimentalmente as deformações provocadas pela haste na 
tíbia, especialmente na zona da sua extremidade. Fonseca et al. referiram um caso clínico de 
dor na extremidade da haste onde detectaram, através de uma análise cintigráfica com Tc 
99m, uma actividade celular mais intensa em torno da extremidade da haste, levando a uma 
hipertrofia óssea acentuada nessa zona. Deste estudo pode-se concluir que o aumento da 
carga, a nível ósseo, estimula localmente a actividade osteoblástica [5]. Da mesma forma Haas 
et al. referiram, num estudo, 20% de pacientes com dor quando caminhavam e 11% em 
restantes actividades com hastes press-fit [3]. 
O estudo desta tese foi feito com hastes de diferentes comprimentos e uma das hastes com 
diferente material na zona da extremidade, permitindo assim perceber a influência do 
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comprimento e do design da extremidade da haste na concentração de deformações, que 
clinicamente se podem manifestar sob a sensação de dor. Igualmente, foi realizado um estudo 
numérico com o objectivo de aceder a parâmetros biomecânicos que o modelo experimental 
não permite. De acordo com o objectivo deste estudo, o modelo numérico permitiu comparar o 
efeito das hastes nas deformações no osso ao longo da interface com a haste. Sem estes 
modelos numéricos seria difícil aceder a esta informação. 
Esta dissertação encontra-se dividida em seis capítulos, para além da introdução.  
O capítulo um foi inteiramente dedicado à articulação do joelho, onde foi feita uma pequena 
descrição dos seus constituintes, abordando também a sua biomecânica. A transversalidade 
científica deste tema implica o diálogo entre a engenharia e a medicina, mais concretamente a 
ortopedia. Assim sendo, este capítulo é de extrema importância para os leitores menos 
familiarizados com a anatomia da articulação do joelho.  
O segundo capítulo aborda o tema da revisão da ATJ, começando com uma descrição sobre a 
ATJ, as suas complicações clínicas e os diferentes tipos de próteses utilizados. O capítulo 
termina com a revisão da artroplastia, sendo dado mais ênfase a este tema e principalmente às 
hastes press-fit que são utilizadas na revisão, visto serem objecto de estudo desta tese. 
No terceiro capítulo é feita a análise experimental dos modelos da tíbia. Neste capítulo são 
descritos os materiais, métodos, resultados e discussão dos ensaios experimentais. 
No quarto capítulo foram analisados os modelos numéricos da tíbia com os diferentes 
implantes, o mais aproximado possível dos modelos experimentais. Esses modelos foram 
comparados com os modelos experimentais, ao nível das deformações obtidas 
experimentalmente. O interesse deste capítulo prende-se no facto de que, após essa 
comparação, foi possível investigar vários aspectos biomecânicos da ATJ que são difíceis de 
investigar, como por exemplo, deformações internas no osso. 
No quinto capítulo são apresentadas as conclusões gerais do estudo efectuado. 
O sexto capítulo deixa um conjunto de ideias e sugestões para trabalhos futuros. 
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Capítulo 1 
Articulação do Joelho 
 
1.1. Introdução 
A articulação do joelho (fig. 1.1) é a maior e uma das mais complexa articulações do corpo 
humano, por ser uma articulação mantida integralmente por músculos e ligamentos sem 
nenhuma estabilidade óssea. É uma articulação em dobradiça bicondiliana sinovial composta 
pela extremidade distal (inferior) do fémur, pela extremidade proximal (superior) da tíbia, pela 
patela e por três superfícies articulares (tibio-femoral medial, tibio-femoral lateral e patelo-
femoral), possuindo assim seis graus de liberdade. Como o colo femoral projecta-se por cima 
da diáfise (corpo), os eixos anatómicos do fémur e da tíbia não coincidem, formando um ângulo 
aberto para fora entre 170º a 175º (ângulo tibio-femoral). Esta articulação, para além de 
suportar o peso do corpo, permite ainda o movimento durante a locomoção e proporciona a 
estabilidade estática. Numa articulação estas funções tornam-se incompatíveis, mas no joelho 
ambas são executadas pela interacção de ligamentos, músculos e movimentos complexos de 
deslizamento e rolamento nas superfícies articulares [6].  
 
 
 
 
Figura 1.1 – Articulação do joelho (corte sagital) [6]. 
 
 
Capítulo 1 | Articulação do Joelho 
4 
 
Flexão e extensão são os movimentos primários permitidos na articulação tíbio-femoral. Estes 
movimentos acontecem em todos os três planos (fig. 1.2) mas a sua amplitude é sem dúvida 
maior no plano sagital. O movimento neste plano desde a extensão até à flexão completa do 
joelho é de 0º até 140º, aproximadamente (fig. 1.3a). Durante o movimento de flexão, este faz-
se acompanhar por uma quantidade pequena, porém significativa, de rotação axial. Esta não 
se desenvolve em torno de um eixo fixo, mas antes em torno de um eixo que muda 
constantemente de posição, pelo que se denomina uma rotação policêntrica. Esta rotação 
ocorre no plano transverso e alcança um máximo a 90º de flexão. Nesta posição, a rotação 
interna (medial) varia de 0º a 30º (fig. 1.3b) e a rotação externa (lateral) varia de 0º a 45º (fig. 
1.3c), aproximadamente [7]. 
 
 
Figura 1.2 – Planos do corpo humano [8]. 
 
 
                                       (a)                              (b)                               (c) 
Figura 1.3 – Amplitude dos movimentos da articulação do joelho [6]: a) flexão; b) rotação  
 medial; c) rotação lateral. 
  Plano Frontal 
  Plano Transverso 
  Plano Sagital 
Capítulo 1 | Articulação do Joelho 
5 
 
1.2. Ossos da articulação do joelho 
1.2.1. O fémur 
O fémur (fig. 1.4) é o osso mais comprido e resistente do corpo humano. O seu comprimento é 
aproximadamente um quarto da altura da pessoa e é o principal osso responsável pela 
sustentação do peso. Este é constituído pela diáfise (corpo) e por duas epífises (extremidades). 
A diáfise do fémur é ligeiramente curvada, sendo o da mulher menor e mais oblíquo do que o 
do homem devido à maior largura da sua pélvis. Ela é prismática triangular e possui três faces 
lisas e convexas e três bordos, dos quais o posterior forma um relevo muito acentuado, a linha 
áspera. A extremidade superior articula-se com o osso ilíaco, esta é formada pela cabeça, que 
é a saliência esférica, de carácter articular, que se une ao corpo do osso pelo colo do fémur e 
pelos trocânteres maior e menor. O colo do fémur, cujo diâmetro é menor que o restante osso, 
é constituído principalmente por osso trabecular, o que o torna internamente mais fraco. O 
trocânter menor é arredondado e cónico e estende-se medialmente a partir da parte postero 
medial da junção do colo com o corpo. O trocânter maior é uma massa grande, situada 
lateralmente e que se projecta superior e posteriormente, onde o colo se une à diáfise do 
fémur. A extremidade inferior articula-se com a tíbia e alarga-se em dois côndilos, medial e 
lateral, separados posteriormente por uma fossa intercondilar. A face lateral do côndilo lateral 
possui um epicôndilo lateral e a face medial contém um epicôndilo medial maior, acima do qual 
se encontra uma outra elevação, o tubérculo do adutor. Os côndilos do fémur articulam-se com 
os côndilos da tíbia para formar a articulação do joelho [6].  
 
 
                                                 (a)                                          (b) 
Figura 1.4 – Fémur [9]: a) vista anterior; b) vista posterior. 
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1.2.2. A tíbia 
A tíbia (fig. 1.5) é um osso longo e robusto que transmite o peso corporal dos côndilos medial e 
lateral do fémur para o pé. Esta situa-se por baixo do fémur, na zona antero-medial da perna, 
quase paralela à fíbula, articulando-se com o fêmur e a fíbula na extremidade proximal e com a 
fíbula e o tálus na extremidade distal. A tíbia é formada por uma diáfise a duas epífises, sendo 
a epífise superior muito maior que a inferior. A extremidade superior é bastante volumosa, 
plana e de forma quadrangular. Contém dois côndilos, medial e lateral, que se articulam com 
os côndilos do fémur. O côndilo lateral da tíbia possui uma face para a cabeça da fíbula. A 
separar estas duas superfícies, vê-se uma pequena saliência constituída por dois tubérculos 
intercondilares, medial e lateral. O corpo da tíbia é prismático triangular, é mais fino na junção 
dos seus terços médio e distal e possui três faces, medial, lateral e posterior. A superfície 
medial é lisa e inclinada posteriormente, a lateral é ligeiramente côncava, particularmente nos 
seus dois terços superiores, e a superfície posterior é cruzada por uma linha elevada, linha do 
músculo sóleo, que corre obliquamente desde o côndilo lateral até um terço do trajecto para 
baixo do corpo da tíbia. Na sua margem anterior situa-se a tuberosidade da tíbia, ampla e 
oblíqua, que fornece uma fixação distal para o ligamento patelar. A extremidade inferior é 
menor que a superior, tem uma forma cubóide e apresenta seis faces. Na zona direccionada 
inferiormente, a partir do lado medial, situa-se o maléolo medial que possui uma faceta na face 
lateral para a articulação com o astiágalo [6].   
 
 
  (a)                                          (b) 
Figura 1.5 – Tíbia [9]: a) vista anterior; b) vista posterior.  
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1.2.3. A patela 
A patela ou rótula (fig. 1.6) é um osso curto, achatado da frente para trás, de forma triangular, 
que se situa à frente da articulação do joelho. É considerado o maior dos ossos sesamóides 
que se forma no tendão do músculo quadriceps da coxa. Ela permite uma distribuição mais 
uniforme das tensões de compressão no fémur, devido ao aumento da superfície de contacto 
entre a patela e o fémur. A patela é constituída por duas faces, uma base e um vértice. A face 
anterior é convexa, rugosa e apresenta na parte média estrias verticais e paralelas produzidas 
pelas fibras do quadriceps que passam sobre ela. A face posterior (face articular) é oval, 
coberta com cartilagem hialina para articular com a superfície patelar do fémur. Apresenta uma 
linha transversal que a divide em duas partes, uma inferior rugosa e outra superior articular. A 
base da patela é rugosa e na sua metade anterior insere-se o tendão quadricipital. O ápice é o 
vértice que se encontra dirigido para baixo e que indica o nível do plano da articulação do 
joelho quando a perna é estendida e o ligamento da patela esticado. A patela é suportada por 
quatro ligamentos principais, dois colaterais e dois cruzados, que mantêm a posição relativa da 
tíbia e do fémur. Ela está fixa à tuberosidade tibial por um forte ligamento patelar e fixa ao 
fémur e à tíbia por um dos pequenos ligamentos patelo-femoral e patelo-tibial [6]. 
 
 
 
         (a)                                                  (b) 
Figura 1.6 – Patela [10]: a) vista anterior; b) vista posterior. 
 
 
1.3. Superfícies articulares 
A articulação do joelho é composta por três articulações distintas, as articulações tibio-femoral 
medial e lateral e a articulação patelo-femoral. A articulação tibio-femoral é uma dupla 
articulação condilóde entre os côndilos medial e lateral da tíbia e do fémur, formando a 
principal articulação do joelho. A tíbia medial e o fémur praticamente se encaixam, ao contrário 
da tíbia lateral que já não se acomoda tão bem ao fémur, devido à convexidade das duas 
superfícies. Esta diferença estrutural permite, em parte, a rotação, já que o côndilo lateral tem 
mais liberdade durante a flexão e extensão do joelho [11]. A força compressiva na articulação 
tibio-femoral é ligeiramente maior que três vezes o peso do corpo durante a fase estática da 
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marcha, aumentando cerca de quatro vezes o peso do corpo durante a subida de uma escada 
[12]. A articulação patelo-femoral é formada pela patela e pela face patelar do fémur. A 
superfície posterior da patela é coberta por cartilagem articular, reduzindo assim o atrito entre a 
patela e o fémur [11]. A força compressiva que actua nesta articulação corresponde a metade 
do peso corporal durante a marcha normal, mas aumenta para mais de três vezes o peso do 
corpo durante a subida de uma escada [12]. 
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2.1. Artroplastia do joelho 
O joelho funciona pela articulação de dois grandes ossos, o fémur e a tíbia. A extremidade 
desses ossos é coberta por uma espessa cartilagem, que quando é danificada ou gasta 
provoca dor e inflamação, uma vez que os ossos entram em contacto directo um com o outro 
[13]. A artroplastia do joelho surge com o intuito de solucionar o problema, devolvendo ao 
paciente as actividades de vida diária e permitindo um caminhar sem dor. A artroplastia 
consiste em substituir uma articulação do joelho lesionada ou doente por uma articulação 
artificial (prótese), mantendo a mesma funcionalidade do joelho natural. A articulação 
danificada é substituída por componentes metálicos e plásticos, compondo um novo joelho 
seguro e confortável [1].  
As primeiras tentativas de artroplastia para o joelho surgiram no século XIX, com técnicas de 
interposição e de ressecção. Em 1826, Barton tentou uma das primeiras ressecções simples 
numa articulação, vindo a sofrer mais tarde de anquilose. Só em 1861 é que foi relatada a 
primeira e bem sucedida artroplastia do joelho, com a interposição de tecidos moles, por 
Ferguson no Medical Times. Os problemas associados a estas tentativas de reconstrução das 
articulações com tecidos moles resultavam, sobretudo, em infecções e em anquiloses. Em 
consequência, os cirurgiões começaram a investigar o uso de novos materiais, tais como o 
plástico e o metal, passando assim da era pré 1938 dos implantes biológicos para a era pós 
1938 das próteses metálicas. Em 1891, surge a primeira prótese do joelho totalmente 
articulada (artroplastia total de charneira), em marfim e fixa com um cimento de resina, pedra-
pomes e gesso e em 1951 é introduzido, por Borje Walldius da Suécia, o primeiro protótipo de 
uma prótese charneira em resina de acrílico. Este tipo de prótese foi um elemento muito 
importante no desenvolvimento da artroplastia do joelho [14].  
Existe uma série de condições que causam doenças na articulação do joelho, sendo em quase 
todos os casos a cartilagem articular que está afectada ou muitas vezes ausente. Entre as 
diversas doenças que levam à artroplastia do joelho, as mais comuns são a osteoartrite e a 
artrite reumatóide. A artrite reumatóide é uma doença inflamatória crónica a longo prazo, 
tornando-se num problema muito mais generalizado do que numa doença localizada. A 
osteoartrite é um dos principais factores determinantes da incapacidade física de pessoas 
idosas, afectando cerca de 7,5% da população acima dos 55 anos. Esta pode ser causada por 
um traumatismo antigo, por excesso de esforços ou por alterações na forma do joelho, que faz 
com que as superfícies da articulação do joelho se tornem ásperas e irregulares, impedindo o 
movimento suave e indolor da articulação do joelho [14]. Mestriner et al. relatam, num estudo 
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feito a vinte e seis ATJ em joelho artrosicos, resultados bastante satisfatórios
da osteoartrite [15]. Noutro estudo feito pelos mesmos autores, com o objectiv
possíveis diferenças de comportamento da artroplastia em 26 joelhos com artrite reumatóide e 
26 joelhos com osteoartrite, concluíram que não houve diferenças significativas entre os dois 
grupos. Os resultados obtidos foram excelentes, sendo de 92,3% para a artrite reumatóide e de 
80,76% para a osteoartrite [16
em pacientes após ATJ com delineamento do diagnóstico de osteoartrite ou artrite reumatóide, 
Bohm et al. fizeram um estudo em que relataram que pacientes com artri
requerem a implantação de uma prótese total do joelho representam um grupo de risco com 
uma alta taxa de mortalidade 
do desgaste puro e simples da cartilagem articular do
Actualmente, o número de artroplastias do joelho têm aumentado significativamente devido ao 
envelhecimento da população e aos excelentes resultados funcionais proporcionados pelo 
desenvolvimento progressivo dos implantes e dos instrumentais.
na maioria dos casos serem bastante satisfatórios, este procedimento também está sujeito a 
complicações gerais. De entre as complicações da artroplastia do joelho, 
temida, que pode ser causada por bactérias que an
a operação. A infecção pode ser superficial 
 
 
      
                                   (a)                                                             
Figura 2.1 – 
Artroplastia do joelho pode ser dividida em dois tipos, de acordo com os componentes 
articulares a serem substituídos. Pode ser artroplastia total (fig. 2.2), em que são substituí
todas as três superfícies articulares (tibio
ou unicompartimental, em que apenas uma das superficies é substituída [1]. Neste capítulo
pretende-se aprofundar mais a artroplastia total, pois todo 
procedimento. 
 
 
 
]. Com o objectivo de explorar se há um aumento da mortalidade 
te reumatóide que 
[17]. Outra doença menos comum é a osteonecrose, que resulta 
 joelho [13]. 
 Apesar dos resultados obtidos 
a infecção é a mais 
dam pelo ar e que entram no joelho durante 
(fig. 2.1 a) ou profunda (fig. 2.1b) [18
          
         (b) 
Infecção nas ATJ [18]: a) superficial; b) profunda.
 
-femoral medial, tibio-femoral lateral e patelo
este estudo é baseado nesse tipo de 
10 
para o tratamento 
o de estabelecer 
]. 
 
 
das 
-femoral), 
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                                  (a)                                
Figura 2.2 – Artroplastia total do joelho
 
 
Os resultados actuais das ATJ 
anos em 80% a 90% dos casos e com grande índice de satisfação dos pacientes. Porém ainda 
permanece a dúvida quanto à substituição ou preserva
Júnior e al. efectuaram um estudo a sessenta ATJ feitas a pacientes com osteartrose primária 
ou pós traumática, sem inflamação. O grupo foi dividido em dois grupos, no grupo 1 não foi 
utilizado o componente patelar da
estudo levou à conclusão que não existe diferença estatisticamente significante entre a 
substituição ou não da superfí
correlação entre o estado prévio da articulação 
com artroplastias sem sua substituição 
Uma das controvérsias nas ATJ diz respeito à aplicação destas em pacientes obesos. Segundo 
Meyer et al., alguns autores demonstra
prazo enquanto outros relatam piores resultados a longo prazo. No seu estudo com 112 
pacientes, dos quais 18 são obesos, relatam que a ATJ é eficaz a curto prazo e constataram 
que os pacientes obesos c
aumentar as suas actividades físicas a níveis anteriores ao do inicio da patologia 
Apesar das evoluções da técnica 
problema comum após ATJ, levando a limitações físicas e 
estudo neste âmbito, chegando à conclusão de que o acto de subir escadas foi a acção mais 
afectada. Os homens ficaram 51% mais lentos e as mulheres 43% e, um ano após a ATJ, as 
limitações físicas e funcionais persistiram 
 
 
 
     
                                   (b) 
: a) representação esquemática [19]; b) fotografia 
são muito encorajadores, pois a sua durabilidade alcança os 15 
ção da superfície articular da patela. 
 prótese e no grupo 2 essa componente já foi utilizada.
cie patelar na artroplastia total do joelho, assim como não existe 
patelo-femoral e o desempenho dos pacientes 
[21]. 
m não haver diferenças nos resultados a curto 
onseguem reduzir o índice de massa corporal após a ATJ e 
cirúrgica e dos implantes, a rigidez continua a ser 
funcionais. Walsh
[23].  
11 
 
[20]. 
 Este 
ou longo 
[22]. 
um 
 et al. fizeram um 
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2.2. Próteses do joelho
Actualmente, os estudos procuram desenvolver próteses que minimizem o corte do volume 
ósseo. Com a elaboração de desenhos baseados numa economia do capital ósseo, permitiu 
uma intervenção mais simples com a possibilidade de retoma cirúrgica futura em condições 
técnicas satisfatórias. Existe uma grande variedade de próteses ut
joelho, entre elas, próteses unico
prato fixo ou móvel) e próteses de charneira
importância das lesões que fundamentam a realização da artroplastia e dos hábitos e 
convicções do cirurgião [14]. 
As próteses unicompartimentais 
lesão é restringida a um só compartimento, estando todos os outros em bom estado. P
vezes, pode ser suficiente substituir apenas as superfícies articuladas da zona atingida quando
a lesão é limitada à parte externa ou inter
constituídas por dois ou três componentes, um é femoral em liga de crómio
se aplica no côndilo do fémur que se pretende substituir, com ou sem cimento. O outro 
componente é tibial e é em poliet
serem três componentes, este é aplicado entre os componentes metálicos tibial e femoral
terceiro componente, que por vezes não é colocado,
na tíbia na zona do côndilo a substituir
e pode ser fixo com ou sem cimento
 
 
                        (a)                                                     
Figura 2.3 – Prótese unicompartimental com dois componentes:
                    [25]. 
 
 
 
 
ilizada na artroplastia do 
mpartimentais, fémur-patelares, totais de deslizamento (com 
. A escolha do tipo de prótese recai sobre a 
(fig. 2.3) podem ser uma boa opção para casos em que a 
na da articulação. Estas próteses podem ser 
-cobalto
ileno, este é colocado sobre o côndilo da tíbia ou, no caso de 
 é denominado por prato tibial e é colocado 
. Este componente é feito de uma liga CrCo
 [14]. 
                                       
                                       (b)
 a) prótese [24
Componente 
    Femoral 
  Componente 
       Tibial 
12 
or 
 
 (CrCo) que 
. O 
 ou de titânio 
         
                   
]; b) fotografia   
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Quando a superfície danificada se resume à superfície articular entre o fémur e a patela, então 
as próteses fémur-patelares são a melhor opção 
próteses unicompartimentais, com a limitação da prótese à z
por dois componentes. Um componente 
acompanhar a forma intercondilar do fémur, no plano sagital, e convexa no plano transverso, 
onde encaixa no segundo componente, o compone
componente femoral é aplicado com ou sem cimento e o componente patelar é fixo com 
cimento à patela após o corte parcial desta 
 
                             
                                 Figura 2.4
 
As próteses de charneira (fig. 2.5
óssea na sua implementação. Estas próteses têm uma ligação rígida entre os componen
femoral e tibial e possuem hastes longas, que podem ser fixas com ou sem cimento à tíbia e ao 
fémur. Estas hastes permitem aumentar a capacidade de fixação ao osso e são utilizadas para 
caso em que os ligamentos estão destruídos ou onde a destruição ós
Actualmente, já foi conseguida uma grande melhoria em próteses de charneira rotativas, que 
dispõem de um dispositivo mecânico que permite a rotação entre o fémur e a tíbia
 
Figura 2.5
 
(fig 2.4). Estas seguem o mesmo princípio das 
ona danificada e são constituídas
femoral em liga de CrCo, com uma forma côncava a 
nte patelar, feito em polietileno. O 
[14]. 
 
 – Prótese fémur-patelar [20]. 
) são as próteses mais volumosas e com uma elevada evasão 
sea é muito apreciável. 
 
 – Prótese de charneira [20]. 
  Componente
      Femoral 
Componente
     Patelar 
13 
 
tes 
 [14].  
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A prótese total do joelho é composta pelos componentes femoral, tibial e patelar
O componente femoral é em liga de CrCo
extremidade do fémur. O componente patelar que se coloca na patela é de poliet
componente tibial é composto por dois sub
à tíbia e outro componente amovível em polietileno que se fixa no prato tibial
apoio ao componente femoral.
modular, o que permite a colocação de componentes adicionais, tais como as cunhas e hastes 
para as cirurgias de revisão mais complexas. 
hastes, em titânio ou CrCo
componentes tibial e femoral. As hastes podem ser tibiais ou femorais e são inseridas na zona 
da metáfise se forem curtas 
podem ser cimentadas, com um manto de
a haste está em contacto directo com o osso
 
 
Figura 2.6 – Componentes constituintes de uma prótese do 
 
 
Como foi dito anteriormente, alguns componentes podem ser cimentados ou não 
sendo a escolha feita de acordo com o estado da lesão. As
apropriadas para pacientes com má qualidade óssea, com menor expectativa de vida, 
pacientes com uso indefinido de imunossupressor
não cimentadas são aplicadas a pacientes jovens com longa expectativa de vida e com boa 
qualidade óssea, na revisão da artroplastia e a 
ou circulatórios [26].  
 
 
 
 e tem uma forma côndilar que encaixa na 
-componentes, o prato tibial em titânio que está fixo 
 Actualmente, os componentes tibial e femoral são de base 
Por vezes, os cirurgiões recorrem ao uso de 
, para aumentar a estabilidade e diminuir a sobrecarga dos 
ou na zona da diáfise no caso de serem longas.
 cimento entre a haste e o osso, ou press
 [14]. 
joelho 
 próteses cimentadas
 e em alguns casos de revisã
pacientes com problemas cárdio
14 
 (fig. 2.2 e 2.6). 
ileno. O 
 e que serve de 
 Estas também 
-fit, em que 
 
[19]. 
cimentados, 
 são mais 
o. As próteses 
-respiratórios 
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2.3. Revisão da artroplastia total do joelho 
Como toda a cirurgia, a artroplastia total do joelho (ATJ) está sujeita a complicações, tais como, 
a infecção tardia, a rigidez, a instabilidade e o desgaste. Actualmente, o tratamento utilizado é 
a revisão da ATJ (fig. 2.7), que consiste na substituição dos componentes danificados ou na 
substituição total destes. A revisão da ATJ apresenta uma variedade de dificuldades técnicas. 
Este processo é muito delicado e complexo, pois é efectuada uma nova incisão numa zona já 
traumatizada pela primeira cirurgia, existindo o risco de inflamações ou dificuldade em retirar os 
componentes [14]. Um estudo conclui que, aproximadamente, 70% das revisões totais do 
joelho são satisfatórias a 3,5 anos, não atingindo até à data os resultados clínicos e a taxa de 
sucesso das artroplastias primárias [27]. 
 
         
                                     (a)                      (b) 
Figura 2.7 – Fotografias de detalhe cirúrgico da remoção dos componentes [28]:  
                                 a) femoral; b) tibial. 
 
A revisão da ATJ exige a remoção de mais volume ósseo. Este problema de perda óssea pode 
ser resolvido com hastes intra medulares tibiais ou femorais (fig. 2.8c) e com cunhas modulares 
(fig. 2.8a e b), que se adicionam aos componentes tibial ou femoral. Outra forma de resolver 
este problema é preenchendo o defeito com cimento, mas que só deve ser utilizado para 
pequenos defeitos contidos no osso esponjoso [14]. 
Com o objectivo de aumentar a qualidade e consistência da revisão da ATJ, tem sido 
desenvolvido um grande número de sistemas e componentes. Um dos sistemas 
frequentemente utilizado é a haste modular, uma vez que providencia a fixação adicional e 
assegura um melhor alinhamento dos componentes tibial e femoral. Elas são particularmente 
utilizadas quando existe uma menor qualidade ou defeitos do osso na zona da metáfise ou 
quando se utiliza cunhas ou excertos ósseos [14]. 
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                   (a)                         
Figura 2.8 – a) cunha femoral posterior/distal
                              c) haste tibial 
 
 
Existem hastes com diferentes diâmetros e comprimentos e diferentes modos de fixação ao 
osso. Estas podem ser cimentadas ou não cimentadas do tipo press
fixação ao osso é assegurada por um manto de cimento entre a haste e o osso, enq
nas hastes press-fit essa fixação é estabelecida através do canal intramedular, estando em 
contacto directo com o osso na zona da diáfise. O uso de hastes cimentadas oferece a 
vantagem de permitir aumentar a superfície de contacto entre a haste e
manto de cimento. Permitem, igualmente, que o posicionamento dos componentes tibial e 
femoral, nas superfícies condilares, não sejam condicionadas pela anatomia da zona da diáfise 
da tíbia ou do fémur, já que estas são curtas e não ficam
Outra vantagem também muito importante é o facto de o antibiótico se encontrar misturado no 
cimento permitindo uma melhor acção antibiótica, reduzindo assim o risco de infecção 
principal desvantagem no uso deste ti
artroplastias fracassadas. O processo cirúrgico de retirada consome muito mais tempo e 
provoca uma maior destruição de osso adjacente à haste, já que o movimento de remoção do 
cimento arrasta consigo o osso que n
fit, estas trazem a grande vantagem de serem de fácil remoção, sem danificarem o osso 
adjacente em caso de revisão. Desta forma, preserva
suporte dos novos componentes 
da dor na zona da extremidade, que é sentida de forma mais acentuada do que nas hastes 
cimentadas [2]. Estas geram esforços, na zona da extremidade, bastante elevados devido ao 
seu comprimento, podendo causar hipertrofia ou mesmo a fractura do osso nesta zona 
Jazrawi et al, num estudo experimental com uma tíbia cadavérica, descreveram que hastes 
longas press-fit providenciam uma estabilidade equivalente a hastes curtas totalmente 
cimentadas, sem incremento do efeito de stress shielding na zona proximal 
feito por Akbrektsson et al., através de uma análise experimental por radioestereometria, 
mostrou que as hastes longas não cimentadas permitem uma boa estabilidade e u
afundamento [33]. Em alguns estudos por elementos finitos e experimentais de medição de 
deformações em ossos cadavéricos, mostram que o uso de hastes no joelho parece estar 
 
   
             (b)                                                    (c) 
 [29]; b) cunha tibial total angulada
[29]. 
-fit. Nas cimentadas, a 
 o osso através do 
 em contacto com o osso cortical. 
po de hastes está na sua remoção em caso de
ele está colado [30]. Quanto à utilização de hastes press
-se o volume ósseo necessário para o 
[14]. A desvantagem associada a este tipo de haste é o efeito 
[32
16 
 
 [29];  
uanto que 
[14]. A 
 
-
[31]. 
]. Outro estudo 
m menor 
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associado ao fenómeno de stress shielding e com a concentração de tensões na extremidade 
da haste que, clinicamente, se pode manifestar sob a sensação de dor [2]. Num estudo feito 
por Barrack et al, compararam o efeito do tipo de haste press-fit na dor sentida pelos pacientes 
na zona da extremidade e revelaram que 18,8% dos pacientes sentiam dor com o uso de 
hastes em liga de CrCo, enquanto que apenas 8,1% dos pacientes sentiam dor com hastes em 
titânio [34]. Estas questões e a experiência da artroplastia total da anca, levaram a que a maior 
parte destas hastes sejam fabricadas em ligas de titânio.  
 
 
  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Capítulo 3 | Análise Experimental com Hastes Press
 
 
3.1. Introdução 
Poucos estudos foram realizados
hastes press-fit na dor sentida na extremidade desta. Assim, neste estudo pretendeu
experimentalmente diferentes comprimentos de hastes press
no osso na zona da extremidade
incidência de dor na zona da 
que ponto a alteração do material da extremidade 
de deformação no osso. 
 
 
3.2. Materiais e Métodos
Uma tíbia sintética, modelo 3302 esquerdo, Pacific Research Labs, Vashon Island, Wa, USA, e 
implantes do modelo P.F.C Sigma Modular Knee System (Depuy International, Inc Johnson & 
Johnson – Warsaw/Indiana) foram 
Com excepção do novo conceito de haste press
Tecnologia Mecânica do Departamento de Engenharia Mecânica da Universidade de 
(fig. 3.1, 3.2 e 3.4). O novo co
extremidade em polietileno. A extremidade 
transição entre os dois materiais
 
 
-Fit 
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 no sentido de perceber a influência do comprimento das 
-fit com as deformações geradas 
 da haste na tíbia, que podem estar relacionada
extremidade da haste. Paralelamente, também foi estudado até 
da haste pode influenciar essa concentração 
 
seleccionados e usados para os ensaios experimentais
-fit que foi fabricada no Laboratório de 
nceito de haste foi fabricado em titânio, onde foi aplicada uma 
é chanfrada interiormente para diminuir a área de 
 (fig. 3.3). 
Figura 3.1 – Tíbia experimental. 
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-Fit  
-se avaliar 
s com a 
. 
Aveiro 
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                            (a)                                   
Figura 3.2 – Hastes press-fit: 
direita, respectivamente); b) 
haste press-fit. 
 
  
 
Figura 3.3 – Novo conceito de haste press
 
 
                                    (a)                   
Figura 3.4 – Implante: 
-Fit 
           
      (b)                                          (c) 
a) de comprimento 150mm, 115mm e 75mm (da
novo conceito; c) representação explodida do novo conceito de 
-fit e respectiva cotagem.
                                                  (b) 
a) prato tibial; b) prato tibial com haste press
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 esquerda para a 
 
 
-fit. 
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Segundo Heiner et al, a repetibilidade dos resultados entre testes no mesmo modelo sintético 
varia entre 0,5% e 7,8%, muito superior à dos modelos cadavéricos [35]. Os mesmos autores 
referem ainda que o uso deste tipo de modelos em material compósito permite uma distribuição 
de extensões idênticas às ocorridas sob cargas de flexão e compressão na tíbia humana. Por 
estes motivos, os modelos sintéticos têm sido utilizados em estudos experimentais de 
biomecânica. 
Uma tíbia, um prato tibial com uma haste monobloco de 50mm e quatro tipos diferentes de 
hastes press-fit de diâmetro 16mm foram utilizados para este estudo experimental, 
encontrando-se na tabela 3.1 os materiais da tíbia, do cimento ósseo e dos componentes do 
implante.  
 
Tabela 3.1 – Materiais dos componentes aplicados na tíbia. 
Componente Material 
Tibial amovível Polietileno 
Prato tibial Titânio 
Hastes press-fit Titânio 
Novo conceito de haste 
press-fit 
Titânio com extremidade em 
polietileno 
Tíbia 
Fibra de vidro curta, reforçados com 
resina de epóxido e espuma de 
poliuretano 
Cimento ósseo  CMW 1 
 
 
Três das hastes estudadas diferem somente no comprimento, 75mm, 115mm e 150mm. O 
novo conceito de haste press-fit tem comprimento 115mm e o que a distingue das outras é a 
sua extremidade em polietileno. Também foi utilizado um componente femoral, para realizar o 
carregamento sobre o componente tibial. Apenas o prato tibial foi cimentado à tíbia, para cada 
tipo de haste analisada. Na figura 3.5 estão representados os cinco modelos experimentais. 
Capítulo 3 | Análise Experimental com Hastes Press-Fit 
21 
 
                  
              (a)                                                                   (b) 
  
 
                
                                    (c)                                                             (d) 
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                                                                  (e) 
Figura 3.5 – Representação esquemática dos cinco modelos experimentais: a) só com o prato 
tibial (Prato); b) com a haste de 75mm (H75); c) com a haste de 115mm (H115); d) com a haste 
de 150mm (H150); e) com o novo conceito de haste press-fit (Hmodif). 
 
 
Para a medição das extensões sofridas pela tíbia após os carregamentos, foram utilizados 
rosetas tri-axiais de extensómetros. Optou-se por este sistema de medição porque permite a 
obtenção de informação suficiente e necessária para descrever o tensor das deformações na 
superfície do modelo e como, posteriormente, pretendemos comparar os resultados 
experimentais com os numéricos, o uso de rosetas tri-axiais elimina os desvios que possam 
existir relativamente à orientação dos extensómetros uni-axiais e permitem determinar a 
orientação das deformações principais relativamente a um eixo do modelo. A escolha do tipo 
de extensómetros também foi baseada no estudo feito por Finlay et al [36]. Neste estudo refere 
que, no caso da tíbia, é essencial o uso de rosetas tri-axiais devido à grande variação das 
deformações num dado ponto, em relação ao ângulo de medição. 
Primeiramente, preparou-se a tíbia com 12 rosetas tri-axiais a 45º (KFG-3-120-D17-11L3M2S, 
Kyowa Electronic Instruments Co., Ltd, Japan). Estas foram coladas à superfície do modelo 
segundo a técnica descrita por Cordey et al [37]. Esta técnica consiste na preparação das 
zonas de aplicação das rosetas com lixa P400, seguida de um desengorduramento da 
superfície com acetona e aplicação de uma gota de adesivo de cianoacrilato para colar a 
roseta, pressiona-se com uma ligeira pressão, durante aproximadamente um minuto, até a 
secagem completa do adesivo. Tentou-se alinhar o mais possível o extensómetro intermédio 
da roseta εb com o eixo vertical da tíbia e antes das medições foram verificadas, para todas as 
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rosetas, a continuidade eléctrica e resistência interna (120Ω) como recomendado pelo 
fornecedor.  
Foram colocados três extensómetros na zona proximal da tíbia intacta. Um na zona posterior 
(SP), outro na zona lateral (SL) e outro na zona antero-medial (SM). Nas faces lateral (L), 
posterior (P) e antero-medial (AM) da tíbia, as rosetas foram colocadas a três níveis, 
correspondentes às zonas da extremidade das diferentes hastes. Assim, temos um nível de 
extensómetros a 10mm, 125mm, 165mm e 200mm (fig. 3.6).  
 
 
 
Figura 3.6 – Representação esquemática da posição e orientação das rosetas tri-axiais na  
                         tíbia. 
 
Seguidamente, fixou-se a tíbia na sua zona distal num suporte e colocou-se o conjunto na 
superfície inferior da máquina de ensaios (concepção própria do Laboratório de Biomecânica 
do Departamento de Engenharia Mecânica da Universidade de Aveiro), deixando a zona 
proximal da tíbia livre para a aplicação de forças (fig 3.7). Esta máquina está ligada a um 
computador, no qual foi possível controlar a força e a frequência da carga aplicada nos 
diferentes ensaios, através da aplicação “Controler Developer Version”. Quanto às rosetas, 
estas foram ligadas a um sistema de aquisição de dados da National Instruments, PXI – 1050, 
que por sua vez está ligado a um computador onde os resultados foram tratados e guardados 
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através da aplicação “LabView SignalExpress”. A transmissão de carga é feita através de 
adaptadores de carregamento, que são constituídos por uma esfera, na qual é transmitida a 
carga, que se encontra encaixada num orifício de uma placa que está rigidamente ligada à guia 
móvel da máquina de ensaios, com deslocamento exclusivamente vertical. Na guia móvel 
encontra-se instalada uma célula de carga (AEP TC4 1T Modena Itália), solidária à haste do 
cilindro pneumático, que fornece ao sistema até 4kN a 6bar. 
 
 
 
Figura 3.7 – Dispositivo experimental usado para o carregamento da tíbia. 
 
  
Para o modelo Intacto foram executados cinco ensaios para cinco carregamentos diferentes 
(0N, 500N, 1050N, 1500N e 2100N), não só para comparar com a tíbia alterada mas também 
para se verificar a linearidade do sistema. Estas cargas foram aplicadas no dispositivo que 
reparte esta carga em 60% aplicado ao côndilo medial e 40% ao côndilo lateral. Isto deve-se ao 
facto do ponto de aplicação da carga estar deslocado medialmente (fig. 3.7). Para os modelos 
com implante foram feitos cinco ensaios com carregamento de 2100N, repartidos 60% 
medialmente e 40% lateralmente, obtendo como valor de deformação para cada extensão a 
média dos cinco ensaios. A partir do valor obtido das três extensões a 45º (εa, εb e εc) de cada 
roseta tri-axial, foram calculados os valores das deformações principais de acordo com as 
equações (1) e (2), assim como o respectivo desvio padrão. 
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                Deformação principal máxima 
( ) ( ) ( )2 21 a c a c b c aε =0,5 ε +ε +0,5 ε -ε + 2ε -ε -ε                          (1)  
                Deformação principal mínima 
( ) ( ) ( )2 22 a c a c b c aε =0,5 ε +ε -0,5 ε -ε + 2ε -ε -ε                           (2)
 
 
 
Após os ensaios com o modelo intacto, retirou-se a tíbia da máquina e iniciou-se o 
procedimento da colocação dos implantes. Este procedimento foi feito com muito cuidado para 
não se danificar as rosetas tri-axiais coladas no modelo intacto e foi verificada a continuidade 
eléctrica e a resistência interna após a colocação de cada implante. 
Primeiro foi necessário cortar os côndilos tibiais com uma certa inclinação, de forma a que o 
implante com a haste 150mm ficasse totalmente no interior da tíbia. Seguidamente procedeu-
se à abertura do alojamento para as hastes através de um furo longitudinal com 16mm de 
diâmetro (fig. 3.8). Com cimento ósseo cimentou-se a zona proximal cortada do osso e 
colocou-se o implante fixando o prato tibial ao cimento, primeiro sem haste e depois com a 
respectiva haste (fig. 3.9). Após o ensaio com a tíbia intacta, seguiu-se o ensaio com o modelo 
Prato, depois com o H75, seguido do H115, do Hmodif e por fim com o modelo H150. Cada 
ensaio foi repetido cinco vezes para um carregamento de 2100N.  
 
 
 
                       
        Figura 3.8 – Alojamento das hastes.                   Figura 3.9 – Prato tibial cimentado. 
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3.3. Resultados e Discussão 
3.3.1. Linearidade do sistema 
Os resultados experimentais apresentados são a média das deformações principais mínimas e 
máximas dos cinco ensaios realizados, para cinco carregamentos distintos na tíbia intacta (0N, 
500N, 1050N, 1500N e 2100N). Na figura 3.10 estão representados os gráficos que descrevem 
a relação entre as extensões principais e a carga aplicada para cada extensómetro. Para uma 
melhor comparação e viabilidade dos resultados, determinaram-se ainda os valores de 
regressão linear (R2). Estando R2 próximo de 1 indica que existe uma boa linearidade entre os 
valores de carga aplicados e os níveis de deformação medidos. 
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Figura 3.10 – Curvas de regressão linear entre as extensões principais e a carga aplicada. 
 
 
A linearidade obtida entre o nível de carga e as extensões principais nas diferentes posições 
revelou um coeficiente de regressão linear para as diferentes posições de R2>0,9 com 
excepção do extensómetro SL, onde se obteve uma regressão linear para a extensão principal 
mínima de 0,313. Esta situação deve-se ao facto de a extensão principal mínima nesta posição 
ser próxima de zero para qualquer nível de carga aplicada. Sendo assim, podemos concluir 
que este sistema é linear, tornando viáveis os valores posteriormente obtidos nos diversos 
ensaios.  
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3.3.2. Ensaio experimental 
Recolheram-se os dados relativos aos carregamentos feitos com 2100N nos diferentes 
modelos e calcularam-se as extensões principais mínimas e máximas obtidas, assim como os 
respectivos desvios padrão (tab. 3.2). 
 
 
Tabela 3.2 – Médias e desvios padrão das extensões principais mínimas e máximas. 
  
Média 
(µstrain) 
Desvio 
Padrão (%)   
Média 
(µstrain) 
Desvio 
Padrão (%)  
     
In
ta
ct
o
 
SP -399 -1 
Pr
at
o
 
SP -1209 -1 E2 
396 3 848 2 E1 
SM -294 -2 SM -305 -2 E2 
768 2 442 1 E1 
SL 5 193 SL 37 4 E2 
412 3 259 2 E1 
H
75
 
L75 -199 -3 
H
11
5 
L115 -145 -3 E2 
60 5 104 4 E1 
AM 75 -301 -2 AM 115 -283 -1 E2 
118 2 162 2 E1 
P75 -781 -1 P115 -706 -1 E2 
275 1 280 2 E1 
H
m
o
di
f 
L115 -143 -2 
H
15
0 
L150 -49 -14 E2 
116 3 70 3 E1 
AM 115 -321 -1 AM 150 -64 -6 E2 
171 1 72 2 E1 
P115 -708 -1 P150 -501 -4 E2 
239 1 173 5 E1 
 
 
Os desvios padrão observados para os seis modelos analisados são inferiores a 14% da média 
das extensões principais, somente o valor do desvio padrão relativo à extensão principal 
mínima no extensómetro SL no modelo intacto é que revelou ser bastante superior, 193%. Esta 
situação deve-se ao facto de a extensão principal mínima nesta posição ser próxima de zero. 
Com estes resultados verifica-se uma boa repetibilidade dos valores, tornando-os bastante 
fiáveis. 
Nas figuras 3.11, 3.12, 3.13 e 3.14 podem-se visualizar os valores obtidos das extensões 
principais para os seis modelos. Com essas figuras é possível observar os efeitos das hastes 
nos diferentes modelos, nas zonas da extremidade. Nas tabelas 3.3, 3.4, 3.5 e 3.6 são 
mostradas as diferenças percentuais da média das extensões para os respectivos modelos. 
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                                                                  (a) 
 
 
 
 
 
 
 
 
                                                              
                                                                   (b) 
Figura 3.11 – Comparação entre os seis modelos diferentes (valores medidos a 10mm): 
                             a) extensões mínimas; b) extensões máximas. 
 
 
Tabela 3.3 – Diferenças percentuais da média das extensões entre os seis  
                                      modelos na zona proximal da tíbia experimental. 
Média (µstrain) Relação percentual entre o modelo Prato e os modelos (%) 
  
  
Intacto Prato H75 H115 Hmodif H150 Intacto H75 H115 Hmodif H150 
SP E2 -399 -1156 -745 -677 -750 -498 189,7 -35,6 -41,4 -35,1 -56,9 
E1 396 802 485 454 436 314 102,5 -39,5 -43,4 -45,6 -60,8 
SM E2 -294 -325 -242 -240 -285 -320 10,5 -25,5 -26,2 -12,3 -1,6 
E1 768 470 565 472 472 424 -38,8 20,2 0,4 0,4 -9,7 
SL E2 5 36 59 62 37 -80 620,0 63,9 72,2 3,5 -323,2 
E1 412 264 251 206 227 139 -35,9 -4,9 -22,0 -14,0 -47,3 
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Analisando a figura 3.11 juntamente com os valores apresentados na tabela 3.3, verifica-se que 
com a introdução do prato tibial a zona posterior é a mais afectada comparativamente ao 
modelo intacto. Observa-se um aumento bastante significativo das extensões principais de 
189% para as mínimas e de 103% para as máximas. Nos lados medial e lateral, as diferenças 
nas extensões principais são mais visíveis para as máximas, ocorrendo uma diminuição 
considerável. No lado medial a diminuição foi de 39% e no lado lateral foi de 36%. Ainda na 
zona lateral obteve-se um aumento da extensão principal mínima de 671%, no entanto esta 
alteração não é significativa pois essa percentagem corresponde a uma diminuição de somente 
31µm. Com a introdução do prato tibial, podemos concluir que este provoca um aumento das 
extensões principais no lado posterior da tíbia, mas em contrapartida os lados medial e lateral 
sofrem uma diminuição das extensões principais relativamente ao modelo intacto. 
Nesta análise também é possível verificar que com a introdução das hastes ocorreu uma 
diminuição significativa das extensões principais mínimas e máximas, relativamente ao modelo 
Prato, sobretudo na zona posterior. Para os modelos H75, H115 e Hmodif essa diminuição em 
ambas as extensões principais rondou os 40%, correspondentes a aproximadamente 400µm. 
Para o modelo H150 essa diminuição rondou os 60%, correspondendo a 658µm para a mínima 
e 488µm para a máxima. No modelo H150 também se verificou uma diminuição das extensões 
principais no lado lateral. Na extensão principal máxima ocorreu uma diminuição de 47% e na 
extensão mínima o decréscimo foi de 323%, que correspondem a aproximadamente 120µm. 
Estas diminuições que ocorreram na zona proximal da tíbia com a introdução das hastes 
devem-se ao facto de estas transferirem parte da carga aplicada ao prato para a zona da 
extremidade da haste. Este fenómeno é bastante visível no capítulo 4, onde são estudadas as 
deformações principais no osso esponjoso. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
                           
                                                   
                                                                       (a) 
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 (b) 
Figura 3.12 – Prato versus H75 (valores medidos a 125mm): a) extensões principais mínimas; 
                        b) extensões principais máximas. 
 
 
Tabela 3.4 – Diferenças percentuais da média das extensões principais: 
                                        Prato versus H75. 
Média (µstrain) 
  
H75 Prato H75/prato (%) 
L75 E2 -199 -192 3 
E1 60 58 4 
AM75 E2 -301 -298 1 
E1 118 109 8 
P75 E2 -781 -833 -6 
E1 275 293 -6 
  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
                                               
                                                                          (a) 
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                                                                            (b) 
 Figura 3.13 – Prato versus H115 versus Hmodif (valores medidos a 165mm): 
                                      a) extensões principais mínimas; b) extensões principais máximas. 
 
 
Tabela 3.5 – Diferenças percentuais da média das extensões principais: 
                                        Prato versus H115 versus Hmodif. 
  
Média (µstrain) 
 
  
H115 Hmodif Prato H115/Prato (%) Hmodif/Prato (%) 
L115 E2 -145 -143 -116 26 24 
E1 104 116 56 85 106 
AM115 E2 -283 -321 -341 -17 -6 
E1 162 171 150 8 14 
P115 E2 -706 -708 -664 6 7 
E1 280 239 251 12 -5 
 
 
 
 
 
 
 
 
                           
                          
                                                                           (a) 
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(b) 
Figura 3.14 – Prato versus H150 (valores medidos a 200mm): a) extensões  
                                       principais mínimas; b) extensões principais máximas. 
 
 
Tabela 3.6 – Diferenças percentuais da média das extensões principais: 
                                        Prato versus H150. 
  
Média (µstrain) 
  
H150 Prato H150/prato (%) 
L150 E2 -49 -130 -62 
E1 70 91 -23 
AM150 E2 -64 -220 -71 
E1 72 113 -36 
P150 E2 -501 -858 -42 
E1 173 376 -54 
 
Com a introdução dos implantes com as hastes de 75mm, 115mm e com o novo conceito de 
haste press-fit, podemos verificar que estes não provocaram nenhuma alteração significativa 
nas extensões principais no osso cortical na zona da extremidade da haste, relativamente ao 
modelo Prato. Na tabela 3.5 podemos verificar um ligeiro aumento da extensão principal 
máxima na zona lateral nos modelos H115 e Hmodif. Esse aumento foi de 85% e 106%, 
respectivamente, que corresponde a aproximadamente 50µm. A diferença pouco significativa 
entre o modelo Prato e os modelos H75, H115 e Hmodif pode estar relacionada com a 
repartição de carga entre o lado medial (60%) e lateral (40%) no prato tibial provocada pelo 
componente femoral, o que origina um momento flector reduzido na zona proximal da tíbia, 
fazendo com que a extremidade das hastes não funcionem como fulcro. Pensa-se que o 
método utilizado na aplicação de carga, neste estudo, tenha originado o deslizamento das 
hastes no interior do canal intramedular devido à acção mais significativa de compressão do 
prato, relativamente à acção do momento flector. 
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Na figura 3.14 e na tabela 3.6, onde se encontram os valores referentes ao modelo H150, 
pode-se observar um comportamento diferente aos dos modelos H75, H115 e Hmodif, já que 
com a introdução da haste de 150mm reduziu os níveis de deformação no osso cortical 
relativamente ao modelo sem haste (Prato). No lado posterior, verificou-se uma diminuição 
significativa das extensões principais de 42% para a mínima e de 54% para a máxima, e uma 
diminuição da extensão mínima no lado medial de 71%. Embora tenha ocorrido o efeito 
contrário no modelo H150 relativamente aos modelos H75, H115 e Hmodif, supõe-se que a 
explicação para tal é a mesma. Com a introdução da haste de 150mm, a carga aplicada ao 
prato tibial é transmitida à haste que é guiada pelo canal intramedular da tíbia, na zona da 
extremidade, que faz com que esta deslize no seu interior, não se reflectido no osso cortical o 
efeito do momento flector gerado no prato tibial. No modelo Prato, o momento flector gerado a 
150mm reflecte-se no osso cortical, explicando-se desta forma os valores de deformação mais 
elevados. 
Na tentativa de estudar até que ponto o momento flector gerado no prato tibial se reflectia na 
zona da extremidade das hastes, foi estudado outro caso de carga. Para esta análise, aplicou-
se nos modelos Prato, H115, Hmodif e H150 um carregamento medial de 1160N no prato tibial 
(fig. 3.15). 
 
 
 
Figura 3.15 - Dispositivo experimental usado para o carregamento medial da tíbia. 
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Nas figuras 3.16, 3.17 e 3.18 é possível comparar os valores obtidos das extensões principais 
no carregamento medial para os quatro modelos, Prato, H115, Hmodif e H150. Nas tabelas 3.7, 
3.8 e 3.9 podem-se observar as diferenças percentuais da média das extensões para os 
respectivos modelos. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
                                                                        (a) 
 
  
 
 
 
 
 
 
 
 
                                                                   
                                                                          (b) 
Figura 3.16 – Comparação entre os quatro modelos diferentes (valores medidos a 10mm): 
                           a) extensões mínimas; b) extensões máximas. 
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Tabela 3.7 – Diferenças percentuais da média das extensões entre os seis  
                                      modelos na zona proximal da tíbia experimental. 
 
  Média (µstrain) Relação percentual entre o 
modelo Prato e os modelos (%) 
 
  
    Prato H115 Hmodif H150 H115 Hmodif H150 
SP E2 -323 -191 -189 -23 -40,8 -41,5 -92,8 
E1 249 137 135 82 -45,1 -45,7 -67,0 
SM E2 -268 -156 -187 -177 -41,8 -30,2 -34,1 
E1 406 300 278 246 -26,1 -31,5 -39,4 
SL E2 -20 -2 -9 -15 -87,9 -51,4 -21,4 
E1 33 48 53 5 43,5 59,4 -84,9 
 
 
Analisando a figura 3.16 e comparando com os valores da tabela 3.7, podemos observar que 
as alterações mais significativas ocorreram na zona proximal da tíbia. A introdução do novo 
conceito de haste press-fit e da haste de 115mm levaram a um diminuição de 40% das 
extensões principais na zona proximal, relativamente ao implante só com o prato tibial. No 
modelo H150 essa diminuição é mais vísivel, sendo de 67% para a máxima e 93% para a 
mínima. Relativamente ao lado medial também são visíveis diminuições, sendo estas mais 
acentuadas nas extensões principais máximas. Essas diminuições rondaram os 30%, sendo 
uma percentagem mais significativa para o implante com a haste de 150mm, correspondendo a 
um decréscimo de 160µm da extensão principal mínima. O lado lateral não sofreu alterações 
significativas quando submetido ao carregamento devido ao facto de este ter sido aplicado 
medialmente. As diminuições observadas na zona proximal ocorreram devido às hastes 
transferirem parte da carga aplicada ao prato para a zona da extremidade das hastes. 
 
 
 
 
 
 
 
 
                                                                         
                                                                              (a) 
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                                                                               (b) 
Figura 3.17 – Prato versus H115 versus Hmodif (valores medidos a 165mm): 
                                      a) extensões principais mínimas; b) extensões principais máximas. 
 
 
Tabela 3.8 – Diferenças percentuais da média das extensões principais: 
                                        Prato versus H115 versus Hmodif. 
  
Média (µstrain) 
  
  
H115 Hmodif Prato H115/Prato (%) Hmodif/Prato (%) 
L115 E1 14 18 -58 -125 -132 
E2 160 162 169 -5 -4 
AM115 E1 -392 -427 -406 -4 5 
E2 151 145 163 -7 -11 
P115 E1 -399 -405 -403 -1 1 
E2 144 116 149 -3 -22 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
                                                                              
                                                                        (a) 
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                                                              (b) 
Figura 3.18 – Prato versus H150 (valores medidos a 200mm): a) extensões  
                                       principais mínimas; b) extensões principais máximas. 
 
 
Tabela 3.9 – Diferenças percentuais da média das extensões principais: 
                                        Prato versus H150. 
  
Média (µstrain) 
  
H150 Prato H150/Prato (%) 
L150 E1 -69 -65 6 
E2 227 222 3 
AM150 E1 -185 -362 -49 
E2 56 127 -56 
P150 E1 -278 -525 -47 
E2 92 231 -60 
 
 
Nos modelos H115 e Hmodif observou-se, na extremidade das hastes, uma diminuição da 
extensão principal mínima no lado lateral de 130%, não ocorrendo alterações significativas nos 
lados medial e posterior. No modelo com a haste de 150mm, as diminuições mais significativas 
das extensões principais, na extremidade da haste, ocorreram nos lados medial, rondando os 
40%, e posterior, 50% para a mínima e 60% para a máxima. No lado lateral verificou-se um 
aumento das extensões principais mínima e máxima de 6% e 3%, respectivamente. Este 
aumento foi muito pouco significativo, provocado por um momento flector bastante reduzido.  
Analisando as extensões principais obtidas na extremidade das hastes no osso cortical, 
verifica-se que o carregamento efectuado com a carga medial não foi suficiente para provocar 
um momento flector que proporcionasse o efeito de fulcro criado pela extremidade das hastes. 
A carga aplicada ao prato tibial foi transmitida à haste e fez com que esta deslizasse pelo canal 
intramedular da tíbia, não se reflectido no osso cortical o efeito do momento flector gerado no 
prato tibial. 
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O efeito do momento flector torna-se mais visível quando se comparam os valores das 
extensões principais do carregamento medial relativamente ao carregamento distribuído. No 
caso do modelo só com o prato tibial verifica-se uma diminuição das extensões principais no 
lado posterior da tíbia nas zonas dos extensómetros SP, P115 e P150. A diminuição mais 
acentuada ocorreu na zona proximal (SP), rondando os 200%, nas zonas P115 e P150 a 
redução foi de 70%. No lado medial as alterações foram pouco significativas. Quanto ao lado 
lateral, observou-se uma diminuição bastante significativa da extensão principal máxima de 
690% na zona proximal da tíbia. O efeito do momento flector é visível nas zonas dos 
extensómetros L115 e L150, visto que ocorreu uma diminuição da extensão principal mínima 
de 100% e um aumento da extensão principal máxima de 60%. Com o carregamento medial, 
verifica-se uma acção mais significativa do momento flector do prato relativamente à acção de 
compressão originando uma diminuição da extensão principal mínima e um aumento da 
máxima no osso cortical ao longo da diáfise da tíbia. Com a introdução da haste de 115mm de 
comprimento e do novo conceito de haste press-fit, também com 115mm de comprimento, 
observou-se uma diminuição de 200% das extensões principais na zona proximal posterior da 
tíbia. Nas zonas proximal medial e lateral verificou-se também em ambos os modelos uma 
diminuição das extensões principais máximas de 60% e 300% respectivamente. Na 
extremidade das hastes no lado posterior ocorreu uma diminuição de 80% das extensões 
principais mínimas e de 100% para as máximas, nos modelos H115 e Hmodif. No lado medial e 
lateral as alterações ocorreram somente nas extensões principais mínimas, aumentando 30% 
medialmente e diminuindo lateralmente 1120% com a haste de 115mm e 880% com o novo 
conceito de haste press-fit. A introdução destas hastes levou a uma diminuição do momento 
flector provocado pela carga aplicada ao prato tibial, originando um maior efeito da acção de 
compressão. O modelo H150, com a haste de maior comprimento, causou uma redução na 
zona proximal posterior, das extensões principais mínima e máxima de 2030% e 200%, 
respectivamente. No lado medial ocorreu uma diminuição de 80% na extensão principal mínima 
e 70% na máxima. No lado lateral verificou-se uma diminuição significativa da extensão 
principal máxima de 2660%. Na zona da extremidade da haste verificaram-se alterações na 
extensão principal mínima, diminuindo 70% no lado posterior e aumentando 65% no lado 
medial. Lateralmente, a alteração ocorreu na extensão principal máxima, que sofreu um 
aumento de 70%. Contrariamente ao observado nos modelos com hastes de 115mm de 
comprimento, neste modelo com a haste de 150mm já se verificou o efeito do momento flector 
na extremidade desta. 
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4.1. Introdução 
O método dos elementos finitos (MEF) é, presentemente, o método numérico mais utilizado em 
engenharia quando se pretende simular de algum modo o comportamento de sistemas reais, 
tendo a sua primeira aplicação na biomecânica ortopédica em 1972 [38]. O desenvolvimento 
deste método teve as suas origens no final do século XVIII, quando Gauss propôs a utilização 
de funções de aproximação para a solução de problemas matemáticos, mas só em 1950, com 
o avanço da tecnologia, é que se deu o desenvolvimento prático desta técnica [39].  
Este método é uma técnica numérica computacional, que tem como objectivo a determinação 
do estado de tensão e de deformação de um sólido de geometria arbitrária sujeito a acções 
exteriores. 
Numa primeira fase, a estrutura complexa que se pretende estudar é dividida num número 
finito de áreas ou volumes mais pequenos, designados por elementos finitos. Ao conjunto 
formado por todos os elementos finitos dá-se o nome de malha, em que os elementos estão 
interligados por nós e cada um assume um campo de deslocamentos. Os elementos finitos 
podem ter várias formas geométricas, desde quadriláteros e triângulos, para o caso de 
bidimensionais, ou hexaédricos, tetraédricos e pentaédricos, no caso de serem a três 
dimensões [40]. Apesar desta técnica ser a mais adequada para a análise de 
tensões/deformações em estruturas complexas ao nível da geometria, carregamento e 
comportamento dos materiais, tem que se ter em conta que a precisão dos resultados é 
dependente do tipo de elemento utilizado e do nível de refinamento da malha [41]. 
Teoricamente, à medida que o número de elementos e o número de graus de liberdade 
aumentam, os resultados calculados convergem para uma solução mais correcta 
assimptoticamente [14]. 
Esta parte do estudo, utilizando modelos numéricos, teve dois objectivos fundamentais. O 
primeiro foi determinar até que ponto os resultados obtidos nos modelos numéricos se 
aproximam dos valores obtidos nos ensaios com os modelos experimentais, em condições o 
mais semelhante possível, visando a validação dos diferentes parâmetros numéricos utilizados 
nos diferentes modelos. O segundo objectivo foi utilizar os modelos numéricos para investigar 
vários aspectos biomecânicos, nomeadamente as deformações internas, que são difíceis se 
não mesmo impossíveis de investigar através de métodos experimentais. Sendo estes bem 
mais fáceis de analisar usando modelos numéricos. 
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4.2. Materiais e métodos 
A geração das geometrias da tíbia e dos diversos componentes utilizados nos modelos com 
implante foi através da digitalização tridimensional das suas superfícies com uma precisão de 
0,2mm (Rolland LPX250). Após a digitalização, todos os pontos adquiridos foram recuperados 
para uma aplicação de CAD tridimensional (Catia, Dessault Systems, USA) onde foram 
geradas as diversas superfícies. Somente as hastes foram desenhadas directamente no Catia, 
sem a necessidade de digitalização. Foram criados no total cinco modelos numéricos do 
conjunto implante-osso, cujas propriedades dos materiais dos diferentes componentes são 
apresentadas na tabela 4.1. Estes modelos, além da geometria dos ossos esponjoso e cortical 
e do implante, incluem também a modelação do manto de cimento utilizado para fixar o prato 
tibial à zona proximal da tíbia. No primeiro modelo estão presentes os ossos cortical e 
esponjoso, o componente femoral com o dispositivo onde é efectuada a carga, o cimento 
ósseo, o prato tibial e o componente tibial em polietileno. Nos quatro modelos restantes estão 
presentes os componentes anteriormente descritos mais as respectivas hastes, de 75mm, 
115mm, 150mm e o novo conceito de haste press-fit.  
 
 
Tabela 4.1 – Propriedades mecânicas dos materiais utilizados nos componentes [14]. 
Componente Material Módulo de Elasticidade (GPa) 
Coeficiente de 
Poisson 
Osso esponjoso Espuma de poliuretano 0,104 0,3 
Osso cortical Resina epóxido 12,4 0,3 
Prato tibial Titânio 110 0,3 
Componente tibial 
amovível Polietileno 0,5 0,3 
Hastes Titânio 110 0,3 
Extremidade do novo 
conceito de haste Polietileno 0,5 0,3 
Cimento Poli-metacrilato-
metileno 210 0,3 
Componente femoral CoCr 2,28 0,3 
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Quanto a condições de fronteira, o encastramento da tíbia foi feito na zona distal, sem qualquer 
deslocamento ou rotação (fig. 4.1). O carregamento de 2100N foi aplicado no dispositivo que 
se encontra encastrado na zona superior do componente femoral (fig. 4.1). 
Para o primeiro modelo foram geradas nove malhas (2,5mm, 3mm, 3,5mm, 4mm, 4,5mm, 
5mm, 5,5mm, 6mm e 6,5mm) de elementos finitos tetraédricos, a partir de elementos 
triangulares de três nós, com o objectivo de se obter uma convergência de malha óptima. Após 
a escolha da malha, esta foi gerada nos restantes modelos para posterior análise das 
deformações. 
 
 
 
Figura 4.1 – Condições de fronteira do modelo numérico. 
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4.3. Resultados e discussão 
4.3.1. Convergência de malha 
Na tabela 4.2 encontram-se o número de elementos e o deslocamento máximo de cada malha 
e na figura 4.2 está representado o gráfico que relaciona o número de elementos com o 
deslocamento máximo, obtendo a convergência de malha. 
 
Tabela 4.2 – Número de elementos e deslocamento máximo para as diferentes malhas. 
Malha (mm) Nº elementos Deslocamento 
máximo (mm) 
2,5 313832 0,34612 
3 209235 0,34044 
3,5 143112 0,33657 
4 105387 0,30925 
4,5 81652 0,31648 
5 69438 0,30563 
5,5 55506 0,31517 
6 46807 0,31216 
6,5 40398 0,30798 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Número de elementos 
Figura 4.2 – Gráfico do deslocamento em função do número de elementos. 
 
 
Uma malha pode ser considerada suficientemente refinada quando o deslocamento não se 
altera significativamente com o aumento do número de elementos. Observando o gráfico da 
figura 4.2 é visível uma convergência que se inicia na malha de 3,5mm, por este motivo optou-
se por um refinamento da malha de 3,5mm. 
 
Capítulo 4 | Modelos Numéricos 
44 
 
-1100,00
-800,00
-500,00
-200,00
100,00
SP
SLSM
E2 
(µstrain) experimental
numérico
-100,00
50,00
200,00
350,00
500,00
SP
SLSM
E1 
(µstrain)
4.3.2. Comparação entre os modelos numéricos e experimentais    
Nas figuras 4.3, 4.4, 4.5, 4.6 e 4.7 podem-se visualizar as comparações entre os valores 
experimentais e numéricos das deformações principais e na figura 4.8 são apresentadas as 
curvas de regressão linear que descreve a relação entre os resultados numéricos e 
experimentais. Foi avaliada a correlação entre os resultados através dos valores da regressão 
linear (R2), inclinação e intersecção. Esses valores encontram-se na tabela 4.3. 
 
 
 
 
 
 
 
 
                                                                           (a) 
 
 
 
 
 
 
 
 
                                                                           
                                                                          (b) 
Figura 4.3 – Comparações entre os valores experimentais e numéricos do modelo Prato 
(valores medidos a 10mm): a) deformações principais mínimas; b) deformações principais 
máximas. 
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                                                                       (a) 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
                                                                         (b) 
Figura 4.4 – Comparações entre os valores experimentais e numéricos do modelo H75 (valores 
medidos a 125mm): a) deformações principais mínimas; b) deformações principais máximas. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
                                                                               (a) 
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                                                                              (b) 
Figura 4.5 – Comparações entre os valores experimentais e numéricos do modelo H115 
(valores medidos a 165mm): a) deformações principais mínimas; b) deformações principais 
máximas. 
 
 
 
 
 
 
 
                                                                         (a) 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
                                                                          (b) 
Figura 4.6 – Comparações entre os valores experimentais e numéricos do modelo Hmodif 
(valores medidos a 165mm): a) deformações principais mínimas; b) deformações principais 
máximas. 
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                                                                        (b) 
Figura 4.7 – Comparações entre os valores experimentais e numéricos do modelo H150 
(valores medidos a 200mm): a) deformações principais mínimas; b) deformações principais 
máximas. 
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Figura 4.8 – Curvas de regressão linear para as deformações principais dos diferentes 
                            modelos. 
 
Tabela 4.3 – Valores das regressões lineares, inclinações e intersecções para os diferentes  
                         modelos. 
  R² Inclinação Intersecção (µm) 
Prato 0,99 1,11 -1,85 
Haste 75 0,99 1,06 30,8 
Haste 115 0,98 1,15 97,5 
Novo conceito de haste 0,98 1,08 50,8 
Haste 150 0,97 0,97 54,8 
 
 
De uma forma geral, esta avaliação mostrou uma boa correlação entre os resultados numéricos 
e experimentais, R2 muito próximo de 1 para os cinco modelos, assim como uma inclinação da 
regressão linear também próxima de 1. Assim sendo, foi possível verificar que as deformações 
principais obtidas com os modelos numéricos seguiram o comportamento das extensões 
principais dos modelos experimentais, permitindo a utilização dos modelos numéricos para 
investigar as deformações principais em zonas que o modelo experimental não permite.  
Na figura 4.9 pode-se visualizar a distribuição das deformações principais mínimas internas ao 
longo do osso esponjoso, nos modelos Prato, H75, H115, Hmodif e H150. Na figura 4.10 
observa-se o comportamento das deformações principais mínimas internas, ao longo da diáfise 
da tíbia na zona de contacto lateral e medial entre as hastes e o osso esponjoso, nos cinco 
modelos. 
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                          (a)                                                       (b) 
 
                                   
                             (c)                                           (d)                                         (e) 
Figura 4.9 – Distribuição das deformações principais mínimas internas ao longo do osso   
              esponjoso nos modelos: a) Prato; b) H75; c) H115; d) Hmodif; e) H150. 
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Figura 4.10 – Comportamento das deformações principais mínimas internas no  
                                    osso esponjoso, nos modelos Prato, H115 e Hmodif. 
 
 
Analisando as figuras 4.9 e 4.10, podemos verificar uma maior deformação principal mínima no 
lado medial da tíbia, excepto no modelo com a haste de 75mm de comprimento. Este facto é 
devido ao ponto de aplicação da carga estar deslocado medialmente, estando a carga aplicada 
60% no côndilo medial e 40% no côndilo lateral. No modelo H75, essa distribuição de carga 
gerou um momento flector, colocando a extremidade da haste a funcionar como fulcro de apoio 
sobre o osso no lado lateral, dando origem a um pico de deformação principal mínima na zona 
da extremidade lateral da haste. Também é visível um pico de deformação principal mínima 
nos modelos Prato, H115, Hmodif e H150, mas na zona medial da extremidade da haste 
monobloco do prato e da extremidade das hastes. Com a implementação das hastes observou-
se uma transferência do pico de deformação principal mínima da zona da extremidade da haste 
monobloco do prato para a zona da extremidade das hastes. O elevado valor de deformação 
concentrado na extremidade da haste monobloco do prato tibial e na extremidade das hastes 
pode originar a rotura por fadiga do osso esponjoso nessa zona. Nos modelos com haste 
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verifica-se uma concentração superior da deformação principal mínima em relação ao modelo 
só com o prato tibial, o que pode estar relacionado com a dor na extremidade da haste, uma 
vez que é mais frequente relatos clínicos de dor na extremidade das hastes em relação aos 
implantes só com o prato tibial.
da haste, onde observaram uma hipertrofia
através de uma radiografia antero
celular mais intensa em torno da extremidade da haste (fig. 4.1
ósseo, o aumento da carga estimula localmente a actividade osteoblástica.
 
 
                                   (a)                                   
Figura 4.11 – a) Radiografia Antero
 
Em relação ao modelo Hmodif
proporcionou uma diminuição 
extremidade medial em relação ao modelo 
(115mm). Com a colocação 
significativa da deformação principal mínima 
haste de 71,2%. Este conceito de haste, com a extremidade em polietileno, mostrou um 
comportamento idêntico ao da haste 
vantagem de gerar um menor efeito de
da haste, podendo este facto contribuir para uma menor actividade
possivelmente, diminuir a probabilidade de ocorrência de hipertrofia do osso e de surgimento 
de dor nessa zona. Apesar de não se poder 
alterações das deformações
alguma vantagem se estas forem o mais reduzido
zona da extremidade da haste, será vantajoso reduzir a 
principais e consequentemente a actividade 
 
 
 Fonseca et al. referiram um caso clínico de dor na extremidade 
 óssea acentuada na extremidade 
-posterior [5]. No mesmo estudo, verificaram uma actividade 
1b) e concluíram que, a nível 
 
                                     (b) 
-Posterior [5]; b) Cintigrafia em torno da prótese e haste [5].
, podemos observar que o novo conceito de haste press
bastante significativa da deformação principal mínima na zona da 
com a haste convencional de igual comprimento 
do novo conceito de haste press-fit obteve-se uma diminuição 
no osso esponjoso na zona da extremidade 
convencional no osso cortical. Porém, apresenta
 concentração de deformações na zona da extremidade 
 
estabelecer uma relação directa entre 
 principais no osso e o sintoma de dor, pensa
 e próximo dos valores fisiológicos. Assim, na 
concentração de deformações 
osteoblástica. 
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A análise aos estudos experimentais mostra um aumento significativo das extensões principais 
mínimas e máximas na zona proximal posterior do osso cortical, aquando a colocação do prato 
tibial. Em contrapartida, nas zonas proximal medial e lateral verifica-se uma diminuição das 
extensões principais. Com a implementação das hastes observou-se uma diminuição das 
extensões principais do lado proximal posterior do osso cortical. O modelo com a haste de 
150mm foi o que provocou uma maior redução nos níveis de deformação no osso cortical, 
relativamente ao modelo só com o prato tibial.  
Na zona da extremidade da haste, verificou-se que com a introdução dos implantes com as 
hastes de 75mm, 115mm e com o novo conceito de haste press-fit, estes não provocaram 
nenhuma alteração significativa nas extensões principais no osso cortical na zona da 
extremidade da haste. Em contrapartida, com a introdução da haste de 150mm observou-se 
uma redução significativa dos níveis de deformação no osso cortical relativamente ao modelo 
sem haste (Prato). Neste estudo, das extensões principais no osso cortical, não foi visível o 
efeito do momento flector com a introdução das hastes. Tal facto deve-se ao deslizamento das 
hastes no interior do canal intramedular, aquando a aplicação da carga, devido ao efeito de 
compressão do prato mais significativo relativamente ao efeito do momento flector. 
A comparação feita entre os modelos numéricos e experimentais permitiu concluir que as 
deformações principais obtidas com os modelos numéricos seguiram o comportamento das 
extensões principais dos modelos experimentais, possibilitando o estudo das deformações 
principais do osso esponjoso. Comparando os resultados obtidos nos estudos experimental e 
numérico, observa-se que as diminuições das extensões principais ocorridas na zona proximal 
do osso cortical devem-se ao facto de as hastes transferirem essas extensões provocadas pela 
carga para a zona da extremidade da haste em contacto com o osso esponjoso. 
Os resultados do estudo numérico evidenciam que a extremidade da haste do modelo H115 
altera de forma muito localizada os níveis de deformação no osso esponjoso, potencializando o 
risco de hipertrofia e fractura nessa zona e que podem estar ligadas directa ou indirectamente 
com a dor sentida pelos pacientes. Com a impossibilidade de se estabelecer uma relação 
directa entre os níveis de deformação e a dor é mais adequado relacioná-la com a actividade 
osteoblástica e o efeito de hipertrofia do osso. Este efeito surge como reacção a um aumento 
do nível de carga local, que leva o osso a modificar a sua geometria e densidade localmente, 
de forma a regularizar o nível fisiológico das deformações no osso. Com a introdução do novo 
conceito de haste press-fit observou-se uma diminuição bastante significativa da deformação 
principal mínima na zona da extremidade em relação ao modelo com a haste convencional de 
igual comprimento (115mm). Este novo tipo de haste, com a extremidade em polietileno, 
Capítulo 5 | Conclusões Gerais 
53 
 
proporcionou uma redução do pico de deformação na extremidade da haste, diminuindo as 
zonas de concentração de deformações. A vantagem de gerar um menor efeito de 
concentração de deformações na zona da extremidade da haste, poderá contribuir para uma 
menor actividade osteoblástica, diminuindo a probabilidade de ocorrência de hipertrofia do osso 
e de surgimento de dor nessa zona. 
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Um dos objectivos desta tese era definir a melhor geometria da extremidade de polietileno da 
haste para minimizar as tensões no osso. Como tal não foi possível, optou-se por uma 
geometria sem base científica. Visto que se observaram diminuições significativas e bastante 
satisfatórias nas deformações principais no osso esponjoso com o novo conceito de haste 
press-fit era interessante, em trabalhos futuros, estudar diferentes geometrias e posteriormente 
comparar com os resultados obtidos neste estudo de forma a encontrar uma geometria que 
melhor reduza as deformações principais no osso esponjoso. 
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